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ABSTRAKT 
Práce se zabývá problematikou proudění v umělých srdečních chlopních. V práci je 
zaznamenán historický vývoj mechanických chlopní a jejich základní parametry. Dále 
obsahuje stručnou rešerši na modul Dynamická síť, který je obsažený v programu ANSYS 
Fluent. V rámci diplomové práce byl vykonaný experiment na skutečné mechanické srdeční 
chlopni a výsledky experimentu byly porovnány s fyziologickými hodnotami. Součástí je 
tvorba 3D modelu skutečné náhrady chlopně. Model byl následně použit k výpočetní simulaci 
proudění pomocí Dynamické sítě v programu ANSYS Fluent. Na závěr jsou výsledky 
experimentální části a numerického výpočtu použity k možným návrhům, které by mohly vést 
ke zlepšení funkce chlopně. 
KLÍČOVÁ SLOVA 
mechanická srdeční chlopeň, dynamická síť, experiment, výpočtové modelování 
ABSTRACT 
The presented thesis solves a flow through the artificial heart valves. The thesis 
concerns with a historic development of mechanical heart valves and their basic parameters. It 
also includes a short research about Dynamic mesh module, which is contained within 
ANSYS Fluent. An experiment with a real mechanical heart valve was done within the 
diploma thesis and obtained data were compared with physiological ones. One part of this 
work was a design of 3D model of real heart valve replacement. The model was used for fluid 
dynamic computations using the Dynamic mesh of ANSYS Fluent software. In the end are 
the results of experimental part and numerical solutions used for few suggestions that could 
improve the function of the artificial heart valve. 
KEY WORDS 
mechanical heart valve, dynamic mesh, experiment, computational modeling 
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1. ÚVOD [5] 
Základním funkčním prvkem lidského krevního oběhu je srdce. Srdce pracuje na 
podobném principu jako objemové čerpadlo, což znamená, že ke správné funkci potřebuje 
ventily, které zajišťují správný směr toku kapaliny. Funkci ventilů v srdci plní srdeční 
chlopně. 
Protože je srdce nepárový orgán a jeho funkce je pro život zásadní, choroby srdečně 
cévního systému zaujímají v moderním lékařství významné místo. V mnoha případech se 
při terapii vyskytují praktické i teoretické problémy, které jsou nad rámec schopností lékařů, 
a tak se řešením těchto otázek zabývají i odborníci z jiných oborů. 
Jakmile dojde k poškození chlopně, srdce přestane správně plnit svoji funkci a je nutné 
tento problém řešit operativně. Existuje několik variant náhrady srdeční chlopně a jednou 
z nich je umělá srdeční chlopeň. Výhodou mechanických srdečních chlopní je jejich 
dostupnost. Dalším kladem umělých chlopní je jejich prakticky neomezená životnost vůči 
délce života pacienta (při použití biologických chlopní musí být pacientovi zhruba každých 
pět let chlopeň vyměněna za novou). Bohužel tato varianta má i své nevýhody. Záporným 
faktorem pro použití mechanické srdeční chlopně je problém s biokompatibilitou, zvýšené 
riziko srážení krve a možné poškození krevních elementů. Snaha minimalizovat ohrožení 
vitálních funkcí pacienta vede cestou vývoje vhodného tvaru a materiálu chlopně tak, aby 
vznikaly co nejmenší tlakové gradienty a nedocházelo ke tvorbě sraženin na jejím povrchu. 
Vhodnou metodou pro primární návrh optimálního tvaru chlopně je výpočtové modelování 
proudění, které umožňuje vyšetřit vlastnosti proudění v oblasti kolem chlopně před výrobou 
prototypu a jeho experimentálním ověřením. Pro výpočtové modelování proudění v oblasti 
kolem chlopně lze použít aparát zvaný dynamická síť, jenž umožňuje získávat informace 
o vlastnostech proudění při souvislém pohybu chlopně. Na rozdíl od standardního výpočtu, 
kdy lze získat informace o proudění v oblasti kolem chlopně pouze pro jednu polohu 
(natočení), umožňuje dynamická síť automatickou změnu výpočtové domény pro každou 
novou polohu řešeného tělesa. To zároveň umožňuje řešit danou oblast pro pulzační 
(nestacionární) průtok, který se právě v okolí chlopně vyskytuje. 
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2. KARDIOVASKULÁRNÍ SYSTÉM [1], [2], [3], [4], [5] 
Tato kapitola neobsahuje celkový rozbor kardiovaskulárního systému, ale jsou 
zdůrazněny pouze teoretické informace potřebné k praktickému řešení této diplomové práce. 
Za základní kámen kardiovaskulárního systému lze označit srdce, což je speciální dutý 
sval, který plní funkci čerpadla. Díky jeho činnosti proudí krev jak do plicního, malého 
oběhu, tak i do tělního, velkého oběhu. Srdce svojí funkcí rovněž udržuje potřebný krevní 
tlak. 
Srdce je uloženo v dutině hrudní, ve středním mediastinu (střední část dutiny hrudní 
v předozadním směru). Jedna třetina zasahuje vzhledem ke střední rovině doprava, dvě třetiny 
doleva. V případě dospělého člověka dosahuje přibližně velikosti pěsti daného jedince. Srdce 
se skládá ze čtyř dutin: levá a pravá síň, levá a pravá komora. Klinicky lze srdce rozdělit na 
levé a pravé. Z pravého srdce proudí krev plicními tepnami do plic a z levého do aorty 
a celého těla. Komory jsou od zbytku systému odděleny pomocí chlopní, které plní funkci 
ventilů. Chlopeň mezi levou komorou a levou síní se nazývá mitrální. Aortální chlopeň 
odděluje levou komoru srdeční od aorty (největší tepna v lidském těle). Z důvodu velkého 
namáhání patří právě tyto dvě k nejvíce operovaným chlopním. Čerpání krve je způsobeno 
cyklickým opakováním stahu srdeční svaloviny (systola) a následným ochabnutím (diastola). 
Za krevní tlak se uvažuje arteriální krevní tlak v tělním oběhu. Periodicky se mění při 
každém srdečním cyklu a jeho maximum se označuje jako systolický tlak, minimum jako 
diastolický tlak. V klidu by měl systolický tlak činit 120 mmHg (tj. 16 kPa) a diastolický 
80 mmHg (tj. 10,6 kPa), měřeno na pažní tepně. Naměřené tlaky přímo v levé komoře 
nabývají hodnot 90-140 mmHg při systole a 6-12 mmHg při diastole. V pravé komoře se 
systolický tlak pohybuje v rozmezí 15-30 mmHg a diastolický 3-6 mmHg. Fáze srdeční 
činnosti je zobrazena na Obr. 2.1. 
Jelikož při systole dochází k vypuzení krve z komory, logicky při diastole musí nastat 
fáze saní, při které se srdce plní na konečný objem. Tento objem je označován jako 
enddiastolický. Pro levou komoru se hodnota enddiastolického objemu pohybuje kolem 
120 ml. Při systole není vytlačen celý tento objem, jenom jeho část. Zbylé množství krve, 
které zůstane v srdci na konci systoly, se označuje jako endsystolický objem a jeho hodnota je 
přibližně 50 ml. Objem krve, který srdce vytlačí při systole, se pohybuje kolem 70 ml 
a nazývá se objemem systolickým. Poměr systolického a enddiastolického objemu se jmenuje 
ejekční frakce a u zdravého srdce se její hodnota pohybuje kolem 65%. Z poklesu ejekční 
frakce lze usuzovat na nesprávnou funkci srdce, popřípadě i srdeční selhání. 
Velké výkyvy v průtoku jsou vyrovnány díky velkým tepnám, které jsou převážně 
elastického typu (ostatní druhy tepen, jako jsou arterioly a arterie malého a středního průměru, 
obsahují menší množství elastických vláken, a proto jsou méně poddajné). Tyto arterie, 
především aorta, plní funkci pružinku (viz Obr. 2.1). V době systoly, kdy se tlaková energie 
shromážděné krve v srdeční komoře mění na kinetickou, je krev vytlačena do aorty, která se 
elasticky rozepne, čímž se část energie změní v energii pružnosti stěn tepny. Zpětným 
smršťováním aorty v době diastoly (popřípadě v době pozdní systoly) se tato energie opět 
mění na kinetickou, čímž je průtok rovnoměrnější a proudění v cévách trvá po celou dobu 
srdečního cyklu. Zdravá aorta má v rozsahu fyziologických hodnot modul pružnosti v řádu 
desítek kPa. Maximální rychlost proudění krve v aortě dosahuje až 500 mm∙s-1, na druhou 
stranu během diastoly dochází i k částečnému zpětnému proudění krve do levé komory, než se 
chlopeň stihne zavřít. Jako střední rychlost proudu krve v aortě se uvažuje 200 mm∙s-1. 
Dalším charakteristickým rysem kardiovaskulárního systému je samotné čerpané 
médium, čili krev. Tato na rozdíl od vody patří mezi nenewtonské kapaliny (neplatí pro ně 
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Newtonův zákon smykového tření v kapalinách). Krev je bílkovinný roztok anorganických 
a organických látek s obsahem krevních elementů. Různorodost systému má vliv na vazby 
mezi jednotlivými složkami krve. Vedle mechanických sil se na povrchu krevních částic 
vyskytují i elektrické dvojvrstvy. Všechny tyto faktory mají vliv na výsledný odpor krve proti 
změně tvaru. Viskozita krve je silně teplotně závislá. Dynamická viskozita se při teplotě 
lidského těla (37°C) pohybuje v rozmezí 3-3,6∙10-3 Pa∙s. Tato hodnota je platná pouze za 
předpokladu rychlého proudění v oblastech u chlopní a fyziologického složení krve. Její 
průměrná hustota nabývá hodnot od 1040 do 1060 kg∙m-3. Celkový objem krve u dospělého 
člověka se pohybuje v rozmezí 4,5 až 5,5 l. Objem krve v tepnách je 13–15% z množství krve 
v celém organismu. Obecně se v cévách uvažuje laminární proudění, ale v případě vzestupné 
aorty se může jednat o proudění turbulentní. Problematika určení charakteru proudění vyplývá 
právě z vlastností krve.  Viskozita krve se mění i v závislosti na průměru cévy, ve které 
proudí. Tento jev se nazývá Fahraeus – Lindqvistův efekt (blíže je tento jev popsaný v [13]). 
Navíc stanovit univerzální kritickou hodnotu Reynoldsova čísla tak, aby se dala definovat 
oblast laminárního a turbulentního proudění, je prakticky neproveditelný úkol. Složení krve 
v lidském těle není u každého člověka stejné. Totéž platí i pro kardiovaskulární systém, 
protože neexistuje geometrická podobnost srdce a cév. 
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Obr. 2.1: Fáze srdeční činnosti (srdeční revoluce)[2] 
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3. MECHANICKÉ SRDEČNÍ CHLOPNĚ [5], [6], [7], [10] 
Lidské srdce obsahuje celkem čtyři chlopně, které plní funkci zpětných ventilů. Tyto 
umožňují jednosměrný tok krve a brání zpětnému průtoku do předchozích částí krevního 
řečiště. V případě těžce poškozené chlopně, kterou nelze žádnou plastikou upravit, je potřeba 
ji nahradit chlopní umělou nebo biologickou. 
3.1 Základní geometrické parametry chlopenních náhrad 
Každá chlopeň má za firemním názvem vždy uvedeno číslo. Toto číslo udává 
velikost vnějšího průměru kostry chlopně v mm a je to tzv. TAD (Tissue Annulus 
Diameter). Vnitřní průměr ústí chlopně, který je menší právě o velikost kostry, udává 
tzv. IOD (Internal Orifice Diameter). Celkový průměr chlopně včetně našívacího 
prstence vyjadřuje tzv. ESRD (External Sewing Ring Diameter), viz Obr. 3.1. 
Výrobci dále definují tři základní druhy plochy ústí. První je geometrická plocha 
ústí (Geometric Orifice Area - GOA), která je rovna ploše o velikosti průměru IOD bez 
uvažování rozdílu ploch tvořenými vyklápěcími listy. Právě další typ plochy ústí už 
tento rozdíl uvažuje a nazývá se čistou plochou ústí (Clear Orifice Area – COA). Tato 
hodnota obvykle nebývá výrobcem uvedena. Z pohledu hemodynamiky nejvýznamnější 
plochou ústí je tzv. efektivní plocha ústí (Effective Orifice Area – EOA), která od COA 
odečítá plochy chlopně, na nichž se rychlosti protékající krve rovnají nule. Efektivní 
plocha ústí je obvykle o čtvrtinu až třetinu menší než geometrická plocha ústí. Velikost 
plochy ústí se obvykle uvádí v cm2. Výjimku tvoří indexovaná hodnota plochy ústí 
(IEOA), což je efektivní plocha ústí dané chlopně přepočtená na 1 m2 povrchu těla 
operovaného. Její hodnota se většinou uvádí v cm2/m2. Základní volba velikosti chlopně 
se provádí právě tak, aby nevznikl hemodynamicky významný patient prosthesis 
mismatch (PPM – neshoda pacienta s náhradou). Za hraniční hodnotu indexu efektivní 
plochy ústí, kdy může vzniknout PPM, je považováno 1,2 cm2/m2 pro mitrální chlopeň 
a 0,9 cm
2
/m
2
 pro aortální chlopeň. Kritický stupeň PPM by v mitrální pozici nastal, 
Obr. 3.1: Základní rozměry chlopně [7] 
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kdyby IEOA byla menší než 0,9 cm2/m2 . V případě aortální chlopně se jako kritická 
úroveň PPM bere hodnota menší než 0,65 cm2/m2. 
3.2 Kuličková chlopeň 
Zpětný ventil, kde pohyblivé těleso tvoří kulička, je nejstarší typ umělé chlopně, 
který byl použitý v praxi, viz Obr. 3.2. Tento typ chlopně byl nejvíce využíván 
v šedesátých a sedmdesátých letech minulého století. Kulička byla obvykle vytvořená 
z materiálu zvaného silastik. Pohyb kuličky při otevření je omezený dosedacími 
plochami, které jsou tvořeny obvykle třemi až čtyřmi drátky. V uzavřené poloze kulička 
dosedala do kovového prstence a v méně častých případech byla konstrukce řešena 
pomocí menší klece z drátků. Hemodynamické vlastnosti pacientů se po implantaci 
kuličkové chlopně výrazně zlepšily, ale často se u operovaných jedinců vyskytovaly 
trombembolické příhody (komplikace způsobené vznikem sraženiny krve, popřípadě 
utržením této sraženiny a jejím zanesením do jiné části řečiště, kde způsobí ucpání 
cévy). Snaha minimalizovat výskyt těchto závažných problémů vedla ke vzniku 
tzv. opletených kuličkových chlopní. Klec i prstenec byly opleteny polypropylenem, do 
kterého během několika týdnů až měsíců po implantování do pacienta prorostl endotel. 
Pomocí této úpravy se docílilo endotelizace (pokrytí implantovaného materiálu 
výstelkou cév) kostry umělé chlopně a krev se poté setkávala pouze s jediným 
cizorodým tělesem, kuličkou. Trombembolické komplikace byly tímto vylepšením 
sníženy, ale za několik let po operaci docházelo k rozedření opletení. K poruše obalu 
docházelo kvůli nepoměru mezi tvrdostí kuličky a odolnosti endotelizovaného 
materiálu. Poškozené opletení se stávalo zdrojem tvorby trombů a klinicky závažné 
hemolýzy, a následně vedlo k reoperaci chlopně. 
 
Obr. 3.2: Kuličková chlopeň [5] 
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3.3 Disková chlopeň 
Koncem šedesátých let minulého století se začaly implantovat diskové 
nevyklápěcí chlopně. Pracovaly na stejném principu jako jejich předchůdkyně, ale místo 
kuličky byl jako uzavírací těleso volen plochý disk. Pohyb disku byl rovněž omezen 
pomocí klece z drátků a dosedacího kruhového prstence.  
K hlavním výhodám těchto chlopní patří:  
 menší rozměry (lépe se operovaly)  
 malá otevírací rezistence (mají menší momenty setrvačnosti) 
 krátké zpoždění uzavření, čímž se snížila regurgitace (zpětné proudění 
krve do srdce) 
Naopak nevýhodou jsou: 
 vyšší tlakové gradienty 
 výrazná turbulence 
 trombembolické komplikace 
 větší hemolýza 
Pro výše uvedené důvody se nevyklápěcí monodisky přestaly používat a byly 
nahrazeny modernějšími chlopněmi, u nichž se disk vyklápí. 
Chlopně s vyklápějícími monodisky (viz Obr. 3.3) patřily k nejčastěji 
implantovaným chlopním v sedmdesátých a osmdesátých letech dvacátého století. Na 
principu vyklápějícího se disku bylo vyvinuto více druhů chlopní, které se od sebe lišily 
způsobem uchycení disku ke kostře chlopně a velikostí úhlu otevření. Znalost 
vyklápěcího úhlu chlopně je nezbytná pro případnou analýzu správnosti její funkce. 
Pomocí skiaskopie (metoda využívající rentgenového záření, kde ve srovnání 
s klasickým rentgenem není výstupem ojedinělý snímek, ale video) lze pozorovat pohyb 
disku chlopně, a tím potvrdit nebo vyvrátit možnou dysfunkci srdeční chlopně. První 
typy těchto chlopní měly plochý delrinový (termoplastický polymer vyrobený 
polymerací formaldehydu) disk, který se vyklápěl o 50°.  
Postupem času se jako materiál listu začal používat pyrolitokarbon a taky byl 
navýšen vyklápěcí úhel. V závislosti na typu chlopně se maximální úhel otevření 
Obr. 3.3: Disková chlopeň [5] 
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pohybuje v rozmezí 60° až 80°. Rovněž tvar disku se změnil z plochého na tvar 
hodinového sklíčka. 
Nejčastěji implantovanou diskovou chlopní u nás i ve světě byla chlopeň 
Medtronic-Hall, jejíž kostra se vyráběla z titanu a výklopný úhel disku měl hodnotu 75° 
v případě aortální chlopně a 70° u mitrální chlopně. Dále se často používala chlopeň 
Allcarbon-Sorin, u které se disk vyklápěl do 60° a všechny její kovové části i našívací 
prstenec byly pokryty karbonovým filmem, což vedlo ke zlepšení biokompatibility. 
3.4 Dvoulistá chlopeň 
Mechanické srdeční chlopně dvoulisté (viz Obr. 3.4) se od poloviny 80. let začaly 
stále častěji používat, čímž se staly v současnosti nejčastěji implantovaným typem 
mechanických chlopní. Existuje velké množství druhů dvoulistých mechanických 
chlopní, všeobecně ale pracují na stejném nebo podobném principu. Jednotlivé druhy se 
mezi sebou liší úhlem vyklápění dvou poloměsíčitých disků, materiálem a tvarem 
našívacího prstence a také hloubkou prominence křídel (velikost vyčnívajících částí 
listů z rámu chlopně)v plně otevřené pozici. V porovnání s monodisky mají větší 
dosedací úhel, jehož hodnota se pohybuje obvykle v rozmezí 20 - 30°, přičemž velikost 
úhlu pohybu listu chlopně je okolo 60°. Z toho vyplývá, že běžný úhel listu chlopně při 
plném otevření nabývá hodnoty 80 - 90°. Výhodou dvoulistých chlopní je relativně 
velká hodnota efektivní plochy ústí, což předchází vzniku patient prosthesis mismatch 
(neshoda pacienta s náhradou).  
Nejčastěji používanou dvoulistou chlopní je model St. Jude Medical, jejíž dva 
poloměsíčité disky se vyklápějí až do úhlu 85° a dosedají do prstence při úhlu 30°. 
Bicarbon Sorin je u nás druhou nejčastěji implantovanou dvoulistou chlopní. 
Poloměsíčité disky mají konvexo - konkávní tvar, přičemž výklopný úhel má hodnotu 
80° a dosedací 20°. 
 
Obr. 3.4: Dvoulistá chlopeň [5] 
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4. DYNAMICKÁ SÍŤ [8], [9] 
Model dynamická síť je součástí programu ANSYS Fluent, který se používá při 
modelování proudění. Tvar výpočtové domény se mění v závislosti na pohybu hranice. 
Změna tvaru sítě probíhá  v rámci simulace, a tak jsou v daném časovém kroku buňky sítě 
přidány, odebrány nebo deformovány v závislosti na jejím pohybu. Dynamická síť je 
kompatibilní se všemi fyzikálními modely obsaženými v programu ANSYS Fluent a lze 
použít všechny modely turbulence. Dynamická síť neumožňuje změnu topologie. Tedy těleso, 
které se nachází v zóně s jistou tekutinou, se nemůže přesunout do jiné zóny s tekutinou. 
Obecně také polyhedrální buňky nejsou kompatibilní s tímto nástrojem, ale lze je použít ve 
stacionárních částech. Aktualizace objemu sítě se provádí automaticky pro každý časový 
krok, který má odlišnou polohu okrajové podmínky od předešlého časového kroku. 
V softwaru ANSYS Fluent jsou k dispozici tři skupiny metod pohyblivých sítí sloužících 
k aktualizaci jejího objemu v deformujících se oblastech pohyblivé hranice. 
4.1 Metody Smoothing 
Tyto metody pohybují vnitřními uzly za účelem absorbovat pohyb 
pohybující/deformující se hranice. Počet uzlů a jejich návaznost se nemění. Metody lze 
použít pro všechny druhy sítí. Typickým příkladem pro použití metody Smoothing 
může být modelování deformujících se membrán nebo kmitajících prvků. V programu 
ANSYS Fluent je na výběr ze dvou základních Smoothnig metod. 
4.1.1 Spring – based 
Jak už název napovídá, metoda je založena na principu funkce pružiny. 
Každá hrana mezi dvěma uzly sítě představuje pružinu, čímž se ze sítě stane 
systém složený z pružin umožňující změnu tvaru. Pohyb hraničního uzlu 
vygeneruje sílu od pružiny. Použitím Hookova zákona může být síla působící na 
uzel zapsána jako: 
 
 
?⃗?𝑖 = ∑ 𝑘𝑖𝑗(∆?⃗?𝑗 − ∆?⃗?𝑖)
𝑛𝑖
𝑗
 (4.1) 
 
Kde ∆?⃗?𝑖, ∆?⃗?𝑗 jsou posuvy uzlu i a jeho sousedů j, ni je počet uzlů spojených 
s uzlem i. A kij vyjadřuje tuhost pomyslné pružiny mezi daným uzlem a jeho 
sousedy. Tuhost mezi dvěma uzly je definována: 
 
 
𝑘𝑖𝑗 =
𝑘𝑓𝑎𝑐
√|?⃗?𝑖 − ?⃗?𝑗|
 
 
(4.2) 
 
Kde kfac je faktor tuhosti (faktor konstanty pružiny) a nabývá hodnot 
od 0 do 1.  Symboly ?⃗?𝑖, ?⃗?𝑗 jsou pozice uzlu i a jeho sousedů j. Menší hodnota 
faktoru tuhosti způsobuje menší tuhost sítě, při zadání vyšší hodnoty se budou 
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především deformovat uzly v blízkosti pohybující se stěny. Tuto hodnotu volí 
uživatel. 
V rovnovážné poloze musí být výsledná síla působící na uzel od všech 
pružin spojených s uzlem rovna nule. Tato podmínka vede na iterativní rovnici ve 
tvaru: 
 
 ∆?⃗?𝑖
𝑚+1 =
∑ 𝑘𝑖𝑗∆?⃗?𝑖
𝑚𝑛𝑖
𝑗
∑ 𝑘𝑖𝑗
𝑛𝑖
𝑗
 (4.3) 
 
Jelikož posuvy jsou na hranicích známy (poté co byla pozice hraničního 
uzlu aktualizována), rovnice (4.3) se pro vnitřní uzly řeší pomocí Jacobi sweep 
metody (její princip je vysvětlený v [16]). V případě konvergence se nová pozice 
uzlu rovná: 
 
 ?⃗?𝑖
𝑛+1 = ?⃗?𝑖
𝑛 + ∆?⃗?𝑖
𝑚,𝑧𝑘𝑜𝑛𝑣𝑒𝑟𝑔𝑜𝑣𝑎𝑛é
 (4.4) 
 
Kde symboly n+1 a n představují následující časový krok a současný 
časový krok. Za zkonvergovanou hodnotu se uvažuje řešení, které dosáhlo 
požadované přesnosti konvergence nebo maximálního počtu iterací. Obě tyto 
hodnoty může nastavit uživatel. 
Obecně je Spring Based Smoothing rychlá a efektivní cesta k zahlazení 
buňky, jejíž hranice se pohybuje nebo deformuje. Nejčastěji se používá pro síť 
tvořenou z čtyřstěnů (v případě 2D úlohy trojúhelníků), ale lze ji použít i pro 
buňky tvaru kvádru (pro 2D úlohu čtyřúhelníku), nicméně pohyb hranice musí být 
především v jednom směru.  
4.1.2 Diffusion – based 
Pohyb sítě je řízen difúzní rovnicí, která má následující tvar: 
 
 ∇(𝛾∇?⃗⃗?) = 0 (4.5) 
 
Kde ?⃗⃗? je rychlost posuvu sítě a 𝛾 je koeficient difuze. ANSYS Fluent 
obsahuje dvě různé formulace difuzního koeficientu. První formulace využívá 
normalizované vzdálenosti od hranice. Pro tuto variantu se koeficient difuze 
rovná: 
 
 𝛾 =
1
𝑑𝛼
 (4.6) 
 
Kde d je normalizovaná vzdálenost od hranice a α je parametr zadávaný 
uživatelem. Doporučená hodnota pro tento parametr se pohybuje v rozmezí 
od 0 do 2. Rovnice pro druhý způsob formulace difuzního koeficientu má stejný 
tvar jako rovnice (4.6), ale místo normalizované vzdálenosti používá 
normalizovaný objem buňky sítě. 
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Difuzní rovnice (4.5) se pomocí metody konečných objemů diskretizuje 
a výsledná matice se iterativně řeší pomocí algebraického multigridu (metoda je 
popsána v [17]). Řešení rychlosti posuvu platí pro těžiště buňky, a pomocí 
interpolace jsou získány hodnoty pro jednotlivé uzly buněk. Nová hodnota pozice 
uzlu odpovídá rovnici: 
 
 ?⃗?𝑛𝑜𝑣é = ?⃗?𝑠𝑡𝑎𝑟é + ?⃗⃗?∆𝑡 (4.7) 
 
Iterativní řešení se stejně jako u Spring based smoothing zastaví, když 
řešení splňuje požadovanou toleranci konvergence nebo v průběhu výpočtu bylo 
dosaženo maximálního počtu iterací. 
Diffusion based smoothing je obecně výpočetně náročnější než předchozí 
metoda, ale obvykle vede k lepší kvalitě generované sítě. Rovněž oproti předchozí 
metodě umožňuje větší pohyby/deformace. 
4.2 Metoda Layering 
U prismatických sítí (buňky mají tvar kvádru nebo čtverce) lze využít vrstvící 
metody, kde se přidává nebo odebírá celá vrstva buněk sousedící s pohyblivou hranicí. 
Metoda je založena na ideální velikosti buňky dané vrstvy. Buňky vrstvy sousedící 
s pohybující se vrstvou (vrstva j) se sloučí nebo rozdělí s buňkami další vrstvy (vrstva i) 
v závislosti na aktuální výšce buněk h ve vrstvě j. Pokud buňky ve vrstvě j expandují, 
výška buněk poroste, dokud bude splněna následující podmínka: 
 
 ℎ𝑚𝑖𝑛 > (1 + 𝛼𝑠)ℎ𝑖𝑑𝑒𝑎𝑙  (4.8) 
 
Kde ℎ𝑚𝑖𝑛 je minimální výška buněk ve vrstvě j, ℎ𝑖𝑑𝑒𝑎𝑙 je ideální výška buňky 
a 𝛼𝑠 je faktor rozdělení. Pokud tato podmínka není splněna, dojde k rozdělení buněk, 
a to dle specifikovaného nastavení. První možnost nastavení vychází z konstantní 
výšky, přičemž jedna z nově vzniklých vrstev má výšku buňky rovnající se hodnotě 
ideální výšky a velikost druhé se bude rovnat právě rozdílu velikosti původní buňky 
před rozdělením a ideální výšky vrstvy. Druhou možností dělení buněk je podle 
konstantního poměru, přičemž poměr nových výšek se rovná 𝛼𝑠. 
V případě komprese buněk ve vrstvě j platí analogie s expanzí, ale podmínka pro 
sloučení vrstev má následující tvar: 
 
 ℎ𝑚𝑖𝑛 < 𝛼𝑐ℎ𝑖𝑑𝑒𝑎𝑙 (4.9) 
 
Kde 𝛼𝑐 je faktor zhroucení. 
Z důvodu podmínky použití prismatických sítí se metoda Layering používá 
v drtivé většině případů pro simulaci přímočarých pohybů, jako je například pohyb pístu 
ve válci spalovacího motoru. 
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4.3 Metody Remeshing 
Pomocí „přesíťování“ (Remeshing) lze simulovat výpočty, u nichž dochází 
k relativně velkým pohybům hranic. Změna sítě nastane ve chvíli, když zešikmení nebo 
velikost buněk v dané doméně přesáhne požadované hodnoty. Počet uzlů a jejich 
návaznost se mění, protože buňky jsou přidávány nebo odebrány dle potřeby. Mimo 
speciální případy jsou Remeshing metody použitelné pouze pro sítě složené ze čtyřstěnů 
(v případě rovinné úlohy síť složená z trojúhelníků). Na Obr. 4.1 a Obr. 4.2 lze vidět 
rozdíl ve tvaru sítě před a po přesíťování. 
Obvykle se k metodě Remeshing přidává ještě metoda Smoothing („vyhlazení“), 
což zlepšuje kvalitu produkované sítě a umožňuje větší časový krok. 
 
Obr. 4.1: Tvar sítě před přesíťováním [9] 
Obr. 4.2: Tvar sítě po přesíťování [9] 
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Samotný pohyb může být předem definován (tzn., že lze předepsat přímočaré a úhlové 
rychlosti vůči daným osám v závislosti na čase), nebo pohyb není předepsaný a je určený 
z výpočtu pro daný časový krok (tzn., že výsledné rychlosti se počítají ze silové rovnováhy na 
tuhé těleso a pohyb je omezený/povolený pomocí šesti stupňů volnosti). Obě varianty se 
definují pomocí UDF (uživatelem definovaná funkce). První z nich se zajišťuje příkazem 
„DEFINE_CG_MOTION“ a jeho základní UDF má následující tvar: 
 
DEFINE_CG_MOTION(Název, dt, vel, omega, time, dtime) 
{ 
vel[0] = 0.0; 
vel[1] = 0.0; 
vel[2] = 0.0; 
omega[0] = 0.0; 
omega[1] = 0.0; 
omega[2] = 0.0; 
} 
 
Kde vel je translační rychlost v dané ose. Osy jsou definovány pomocí čísel v hranatých 
závorkách (0 = x, 1 = y a 2 = z). Příkaz omega definuje úhlovou rychlost v dané ose. 
Druhý způsob pohybu tuhého tělesa, který je výsledkem výpočtu silové rovnováhy na 
těleso, se provádí pomocí příkazu „DEFINE_SDOF_PROPERTIES“. Základní UDF pro tento 
příkaz je ve tvaru: 
 
DEFINE_SDOF_PROPERTIES(Název, prop, dt, time, dtime) 
{ 
prop[SDOF_MASS] = 0.0; 
prop[SDOF_IXX]  = 0.0; 
prop[SDOF_IYY]  = 0.0; 
prop[SDOF_IZZ]  = 0.0; 
prop[SDOF_ZERO_TRANS_X] = TRUE; 
prop[SDOF_ZERO_TRANS_Y] = TRUE; 
prop[SDOF_ZERO_TRANS_Z] = TRUE; 
prop[SDOF_ZERO_ROT_X] = TRUE; 
prop[SDOF_ZERO_ROT_Y] = TRUE; 
prop[SDOF_ZERO_ROT_Z] = TRUE; 
} 
 
Kde pomocí příkazu prop[SDOF_MASS] uživatel definuje hmotnost tělesa. Následující 
tři příkazy vyjadřují momenty setrvačnosti tělesa k jednotlivým osám. Ostatní příkazy 
omezují translační a rotační pohyb tělesa. Například příkaz prop[SDOF_ZERO_TRANS_X] = 
TRUE znamená, že translační pohyb v ose x je nulový. Pokud uživatel chce povolit tělesu 
určitý typ pohybu v dané ose, musí místo TRUE napsat FALSE. 
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5. MĚŘÍCÍ TRAŤ 
Ke stanovení  okrajových podmínek pro výpočtové modelování proudění byla sestavena 
měřící trať. Tato funguje jako napodobení a zjednodušení části kardiovaskulárního systému, 
který je oblastí zájmu při zkoumání proudění aortální chlopní. Měřící trať simuluje levou síň, 
levou komoru a část arteriálního systému. Na Obr. 5.1 je znázorněno schéma měřící tratě. 
Z důvodu prakticky nulové zkušenosti autora této práce s danou problematikou a vybavením 
laboratoře OFI VK byla jako kapalina pro měření použita voda. 
Čerpadlo na schématu představuje levou komoru srdeční. Jedná se o membránové 
čerpadlo, které sloužilo ke studiu hemodynamiky mimotělního oběhu a vývoji umělých srdcí. 
Je řízeno přístrojem Chirasist, jenž pomocí pneumatických pulsů ovládá membránu čerpadla. 
Na zařízení Chirasist lze regulovat frekvenci a nastavit požadovanou dobu stlačení. Samotné 
zařízení si není schopné vyrobit tlakový vzduch, a proto mu byl z vnějšího zdroje dodán. 
K přístroji Chirasist se nedochoval manuál, tudíž se nevědělo jaký je optimální tlak vzduchu 
pro ovládání membránového čerpadla. Nakonec se ovládací tlak stanovil na hodnotu 1,5 baru. 
Výška hladiny v nádrži před čerpadlem odpovídá hydrostatickému tlaku v levé předsíni. 
Tlakové snímače p1 a p5 slouží k lepšímu určení dějů, které se v systému odehrávají. Tlakový 
odběr p1 stanovuje hodnoty tlaku na straně sání čerpadla a tlakové čidlo p5 získává informace 
o tlaku dodávaným z přístroje Chirasist a ovládajícím membránu čerpadla. Tlakové snímače 
p2 a p3 slouží ke stanovení okrajových podmínek pro výpočtové modelování proudění. 
Tlakový odběr p2 získává hodnoty pro okrajovou podmínku na vstupu a tlakový odběr p3 
snímá hodnoty na výstupu. Dále je v trati zabudován indukční průtokoměr, který měří střední 
hodnotu průtoku. K určení nestacionárního průtoku bylo nutné do měřící tratě nainstalovat 
ještě tlakový snímač p4, pomocí nějž se zjistí tlaková diference oproti snímači p3. Snímače 
byly od sebe vzdáleny 1,34 m v plastovém potrubí o vnějším průměru 25 mm a tloušťce stěny 
1,9 mm. Z tlakového spádu se následně stanoví nestacionární průtok.  Kulový ventil slouží 
pro případné nastavení hydraulického odporu. Vzdálenost mezi chlopní a kulovým ventilem 
byla volena tak, aby objem kapaliny, který se nachází mezi těmito dvěma body, odpovídal 
objemu krve, který je obsažený v arteriálním systému. Výška hladiny v nádrži za čerpadlem 
odpovídá hodnotě diastolického tlaku v tepnách. V rámci uzavření okruhu se přebytečná 
kapalina v nádrži za čerpadlem převede pomocí přepadu do nádrže před čerpadlem. 
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Obr. 5.1: Schéma měřící tratě s fotografiemi stěžejních částí okruhu 
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5.1 Přístroj Chirasist 
Přístroj (viz Obr. 5.2) je dle získaných informací z pokusných měření rozdělen na 
tři úseky. Úsek „A“ pravděpodobně zajišťuje ovládání membránového čerpadla na 
základě zpětné vazby získané z oběhového systému. Nevěděli jsme, jak tuto část 
přístroje zprovoznit, a proto nebyla při měření využita. Druhý úsek („B“) slouží 
k nastavení chodu čerpadla. Tlačítko „Sání“ způsobí pokles řídícího tlaku, který 
ovládá membránu, a čerpadlo nasaje kapalinu, ale už kapalinu nevytlačí do běhu. 
Analogicky funguje tlačítko „Výdej“, jenom místo poklesu řídícího tlaku nastane jeho 
nárůst a čerpadlo vytlačí kapalinu. Tlačítko „0“ ukončí činnost čerpadla a ovladač 
„Funkce“ řídí chod čerpadla automaticky na základě nastavení ovladačů „1 - 4“.  
Ovládací prvek „1“ reguluje sací tlak řídícího média. Ovladač číslo 2 slouží 
k nastavení řídícího tlaku při fázi stlačení. Ovladač „3“ je popsán zkratkou Ts, což 
znamená doba stlačení membrány čerpadla. Hodnoty regulace uvedené na přístroji 
mají rozsah 10–60. S největší pravděpodobností tato čísla uvádějí dobu stlačení 
v setinách sekundy pro frekvenci 60 Hz, takže vyjadřují poměrnou dobu stlačení. 
Ovladač „4“ slouží k nastavení frekvence chodu čerpadla, kterou lze nastavit 
v rozmezí 40–160 Hz. Úsek „C“ je totožný s oddílem „B“ a používá se v případě, že je 
zapotřebí ovládat i druhé membránové čerpadlo. Nastavení frekvence mají tyto dva 
úseky společné. 
Při zkušebních měřeních neměly ovladače „1“ a „2“ výrazný vliv na funkci 
čerpadla. Frekvence práce čerpadla přibližně odpovídala nastavené frekvenci na 
přístroji Chirasist. Z výsledků experimentů vyšlo, že nejvýznamnější vliv na čerpání 
kapaliny v měřící trati měl parametr Ts (ovladač „3“) a velikost tlaku přiváděného do 
přístroje Chirasist z vnějšího zdroje. 
Obr. 5.2: Schéma přístroje Chirasist 
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6. STANOVENÍ NESTACIONÁRNÍHO PRŮTOKU Z TLAKOVÉ 
DIFERENCE (GIBSONOVA METODA) 
Gibsonova metoda určení průtoku je založena na principu Newtonova zákona, který 
udává vztah mezi zrychlením tělesa a silou působící na těleso. U Gibsonovy metody je síla 
nahrazena tlakovou diferencí měřenou dvěma snímači, které jsou od sebe ve vzdálenosti L. 
Hmotnost tělesa nahrazujeme hmotou kapaliny na délce L. Gibsonovu metodu lze odvodit 
z Navier-Stokesovy rovnice (rovnice rovnováhy makroskopické částice kapaliny) nebo 
z Bernoulliho rovnice (vyjadřuje zákon zachování energie). Její odvození bylo provedeno na 
základě konzultací s doc. Ing. Vladimírem Habánem, Ph.D. Tlakovou diferenci budeme 
určovat ze snímačů p3 a p4. 
 Odvození Gibsonovy metody provedeme pomocí Bernoulliho rovnice, která má mezi 
body 3 a 4 následující tvar: 
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=  
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4
3
𝑑𝐿 (6.1) 
 
Kde p je tlak kapaliny, ρ hustota, g tíhové zrychlení, h výška daného místa, v rychlost 
kapaliny. Dále v rovnici vystupuje R, což je odpor kapaliny proti pohybu. Poslední člen 
rovnice na levé straně je nestacionární člen a člen at vyjadřuje lokální zrychlení kapaliny. 
Jelikož máme potrubí konstantního průřezu mezi body 3 a 4, tak se členy kinetických 
energií navzájem odečtou. Poloha bodů 3 a 4 je ve stejné výšce, a proto se v rovnici odečtou 
i členy potenciální energie. Takže pro daný případ můžeme Bernoulliho rovnici psát ve tvaru: 
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Obr. 6.1: Schéma potrubí pro měření tlakové diference 
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Nestacionární člen rovnice má následující tvar: 
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Pro konstantní průřez potrubí lze integrál upravit do následující podoby: 
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Kde L je délka trubice a S je plocha jejího průřezu. Po této úpravě má výsledná rovnice 
pro určení nestacionárního průtoku tvar: 
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Pro numerické řešení bude mít rovnice (6.5) následující tvar: 
 
  
𝐿
𝑆
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Kde veličiny označené indexem i vyjadřují hodnoty pro současný časový krok 
a veličina označená indexem i+1 zastupuje hodnotu dané veličiny pro následující časový 
krok.  A 𝛥t je velikost časové kroku. 
Drobnou úpravou rovnice (6.6) byl získán výsledný tvar rovnice pro numerický 
výpočet: 
 
   𝑄𝑖+1 = 𝑄𝑖 + (−𝑅 ∙ |𝑄𝑖| ∙ 𝑄𝑖 +  
𝑝3𝑖 −  𝑝4𝑖
𝜌
) ∙  
𝑆
𝐿
∙ 𝛥𝑡 (6.7) 
 
Při numerickém výpočtu se dopočítává hodnota odporu R a počáteční hodnota 
nestacionárního průtoku Qi=0 . Celkový nestacionární průtok za daný počet period se musí 
rovnat celkovému průtoku naměřenému pomocí indukčního průtokoměru za daný čas. 
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7. VÝSLEDKY MĚŘENÍ 
Na začátku experimentální části této práce jsme neměli zkušenost s ovládáním přístroje 
Chirasist. Ovládání přístroje vyplynulo z výsledků pokusných měření. Počáteční snaha 
nasimulovat fyziologické průběhy tlaků pouze změnou nastavení přístroje Chirasist se 
nedařila. Proto bylo nutné experimentovat s přiváděným tlakem z vnějšího zdroje do přístroje 
Chirasist. Postupně byl tento tlak navyšován až na 3 bary. Při tomto provozu čerpadlo 
jednoznačně čerpalo vodu do okruhu (voda přetékala přes přepad v horní nádrži). Frekvence 
čerpadla byla nastavená na 70 Hz a poměrná doba stlačení membrány Ts = 0,15. Frekvence 
ukládání dat ze snímačů byla 1650 Hz. 
Na Grafu 7.1 je možné vidět, že se podařilo dosáhnout dobrých výtlačných výšek. 
Vlastnosti měřící tratě byly značně poznamenány tvary tlakových průběhů. V grafu jsou 
viditelné prudké tlakové nárůsty a poklesy, které jsou způsobeny hydraulickými rázy. Rázy 
jsou vyvolány zavíráním zpětných ventilů (chlopeň a zpětný ventil, kterým je vybaveno 
membránové čerpadlo). Prudké změny tlaků při hydraulickém rázu způsobilo použití relativně 
tuhého potrubí (vůči aortě). Dalším faktorem, který se mohl negativně projevit na naměřených 
hodnotách tlaků oproti fyziologickým hodnotám, je použití kapaliny o odlišných vlastnostech, 
než má lidská krev. Jednalo se o jedno z prvních měření a data z průtokoměru nebyla 
ukládána, proto nebylo možné použít Gibsonovu metodu k přesnému určení průtoku v trubici 
za chlopní. Bohužel ihned po pilotním měření došlo k poškození přístroje Chirasist a měření 
muselo být ukončeno. Po rozebrání přístroje bylo zjištěno poškození těsnosti jedné součásti 
v přístroji. 
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Graf 7.1: Naměřené hodnoty tlaků před a za chlopní pro jednu periodu 
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Aby nedošlo k další závadě, byl po opravení netěsnosti snížen přiváděný tlak z vnějšího 
zdroje na 1,5 baru. Pro následující měření byl přístroj Chirasist nastavený na frekvenci 80 Hz 
(ve skutečnosti byla hodnota trochu nižší, zhruba 75 Hz) a poměrná doba stlačení (Ts) na 
hodnotu 60, protože při tomto nastavení čerpadlo jednoznačně fungovalo a tlačilo vodu na 
chlopeň. Frekvence zaznamenávání dat pomocí měřící techniky byla kvůli množství dat 
snížena na 1000 Hz. 
Na Grafu 7.2 lze vidět, že dochází k velkým rázům v důsledku otevírání a zavírání 
ventilů (chlopeň a ventily čerpadla). Dlouhá doba stlačení pravděpodobně neponechala 
dostatek času k ustálení dynamických jevů mezi jednotlivými periodami. Proto nelze na 
naměřených hodnotách tlaků pozorovat rozdíl v hydrostatickém tlaku před a za chlopní. 
Střední hodnota průtoku stanovená průtokoměrem byla poměrně vysoká, proto jsme ji 
redukovali škrcením. Jako škrtící nástroj jsme použili kulový ventil, který byl v trati 
nainstalován (pozn. kulový ventil není nejvhodnější druh armatury k regulování průtoku, ale 
k našim účelům postačil). Postupnou regulací jsme se dostali na hodnotu průtoku 0,059 l/s, 
což je velikost průtoku, který by při zvolené frekvenci mohl odpovídat běžnému minutovému 
průtoku srdcem dospělého člověka. Průběhy tlaků pro tento průtok jsou zobrazeny 
v Grafu 7.3. 
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Graf 7.2: Naměřené tlaky pro jednu periodu při maximálním středním průtoku 
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Pro určení nestacionárního průtoku jsme potřebovali znát tlakovou diferenci mezi 
tlakovými odběry p3 a p4. Pro střední průtok 0,059 l/s měla tlaková diference tvar znázorněný 
na Grafu 7.4. 
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Graf 7.4: Tlaková diference pro jednu periodu při optimálním průtoku 
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Pomocí Gibsonovy metody byl vypočítán nestacionární průtok. Výpočet byl proveden 
pomocí nástroje „Řešitel“, který je obsažený v programu MS Excel. Jedná se o automatickou 
numerickou metodu. Časový průběh dopočítaného průtoku (pro jednu periodu) z tlakové 
diference je vykreslený v Grafu 7.5. 
 
Určený průběh nestacionárního průtoku neodpovídá fyziologickým hodnotám (viz 
Obr. 2.1). Tato skutečnost je způsobena výraznými hydraulickými rázy, které se díky 
vlastnostem kardiovaskulárního systému v těle nevyskytují. Na výsledných charakteristikách 
se negativně podepisuje skutečnost, že čerpadlo má vlastní zpětné ventily. Z výsledků dále 
vyplývá, že pro simulaci proudění umělou chlopní jsme použili příliš mnoho zjednodušení, 
která měla negativní vliv na výsledky měření. V budoucí práci by bylo vhodné postupně tato 
zjednodušení odstraňovat, aby šlo porovnat, jak velký vliv mají jednotlivé části krevního 
řečiště (krev, cévy, uložení cév ve svalovině) na charakteristický časový průběh tlaku 
a průtoku v aortě. Pro budoucí měření bude nutné zamezit pohybu zpětného ventilu, který se 
v trati nachází mezi čerpadlem a chlopní. Dalším krokem by mohla být změna vlastností 
čerpané kapaliny tak, aby její chování více odpovídalo krvi. Dále bychom navrhovali použít 
materiál potrubí s modulem pružnosti odpovídajícímu modulu pružnosti aorty. Jako poslední 
úprava by byla provedena změna média, ve kterém je trať uložena. Stávající trať byla na 
vzduchu, který má rozdílnou schopnost tlumení než lidský organismus. 
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Graf 7.5: Časový průběh tlaku za chlopní, řídícího tlaku a dopočítaného nestacionárního 
průtoku 
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8. TVORBA MODELU CHLOPNĚ 
Část této práce vznikla za podpory Sdílených laboratoří STI Nano – Středoevropský 
Technologický institut. Analýzy vzorků byly provedeny ve Sdílené laboratoři přípravy 
a charakterizace nanostruktur CEITEC VUT a hrazeny z projektu CEITEC - open access 
LM2011020. 
 
Ve snaze získat podrobnější informace o tvaru mechanických chlopní jsme napsali do 
několika firem zabývajících se výrobou umělých chlopní. Bohužel kontaktované firmy 
neposkytly potřebné informace, které by umožnily vytvořit odpovídající model skutečné 
mechanické srdeční chlopně. Naštěstí pracovníci CKTCH (klinika cévní a kardiovaskulární 
transplantační chirurgie) v nemocnici u svaté Anny v Brně zapůjčili dvě aortální chlopně od 
firmy Sorin. Jedná se o modely Sorin Bicarbon (dvoulistá) a Allcarbon Sorin (monodisk). 
Chlopně nemají stejný rozměr, takže nelze porovnat jejich vlastnosti. 
K získání tvaru chlopně jsme použili reverzní inženýrství. Původní snaha byla využít 
3D skener, jenž získá optické snímky pro několik natočení skenovaného předmětu 
a následným zpracováním se vytvoří CAD model. Tato varianta byla nakonec zamítnuta, 
protože chlopeň má malé rozměry a pohyblivé části, které by nebylo možné zajistit proti 
pohybu, aniž by nedošlo k znehodnocení výstupu ze 3D skeneru. Proto se nakonec k získání 
geometrie chlopní použil CT skener (zkratka CT znamená počítačová tomografie). Toto 
zařízení pracuje na podobném principu jako klasický rentgen, jen na rozdíl od rentgenu 
nezíská jeden snímek v jedné rovině, ale získá celou sérii snímků v jednom směru a zbylé 
obrazy v mezerách mezi jednotlivými snímky jsou dopočítány. Počet snímků závisí na 
přesnosti skeneru a velikosti skenovaného tělesa. Přesnost CT skeneru v laboratoři reverzního 
inženýrství byla 20 μm v každé ose. Díky využití tomografie lze použít lepidlo k zajištění 
pohybu listů chlopně. Lepidlo se díky rozdílné pohltivosti záření dá při následném zpracování 
získaných snímků odfiltrovat. V rámci ušetření času byly obě chlopně skenovány současně. 
Obr. 8.1: CT snímek dvoulisté chlopně - pohled shora 
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Na Obr. 8.1 a Obr. 8.2 jsou ukázky CT snímků, které byly provedeny při skenování 
zapůjčených chlopní. Tvar naskenovaného předmětu se vytvoří při zpracování snímku. 
K tomu se využívá kontrast barev. Bohužel kontrast nebyl pro software používaný 
v laboratoři reverzního inženýrství dostatečně vhodný, a tak nešlo využít automatizovaného 
procesu označení hranice tělesa (při tomto postupu mělo vzniklé těleso v řádu desítek procent 
menší objem než skenovaná chlopeň). Naštěstí hranice mezi chlopní a jejím okolím byla 
viditelná lidským okem, jak lze vidět na Obr. 8.1 a Obr. 8.2 snímků ze skeneru, a tak se 
snímky upravovaly manuálně. Kvůli časové náročnosti tohoto procesu jsme se nakonec 
rozhodli, že v případě dvoulisté chlopně upravíme pouze jeden list a druhý list bude přesnou 
kopií prvního listu. Na Obr. 8.3 jsou patrné výrazné artefakty u monodisku, které znemožnily 
zpracování dat a následné vytvoření celého modelu této chlopně (podařilo se úspěšně získat 
pouze rám chlopně). Proto je v práci věnována pozornost dvoulisté chlopni. Výstupem práce 
v laboratoři byl STL soubor. 
Obr. 8.2: CT snímek chlopní - boční pohled 
Obr. 8.3: Vliv artefaktů na tvorbu modelu 
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Při následném zpracování sítě bylo paradoxně zapotřebí snížit hustotu STL souboru. 
Protože žádný z dostupných softwarů pro 3D modelování si s tím nedokázal poradit (nahraná 
chlopeň byla zobrazena pouze jako grafický objekt, ne jako objemové nebo plošné těleso), 
byla hustota sítě upravena v programu GOM Inspect V8. Následující práce pokračovala 
v programu SolidWorks, který dokázal pracovat s STL souborem o vyšší hustotě sítě než 
program Autodesk Inventor. Na Obr. 8.4 lze vidět povrch chlopně, který je vytvořený 
importováním upraveného STL souboru, není hladký a tvoří ho n-úhelníky. 
Pro potřeby výpočtového modelování proudění se musel povrch zahladit, protože 
SolidWorks nedokázal pomocí příkazu „Kombinovat - Rozdíl“ vytvořit inverzní model 
kapaliny od modelu chlopně. Inverzní model kapaliny slouží k vytvoření geometrie výpočtové 
domény. V programu SolidWorks neexistuje jednoduchý příkaz, který by dokázal tyto plochy 
zahladit, a tak byly listy chlopně a její rám rozřezány pomocí ploch a rovin. Současně byla 
zjednodušena geometrie o tvarové prvky, které by komplikovaly úspěšné provedení výpočtu 
v programu ANSYS Fluent při použití dynamické sítě.  Primární úpravou bylo odstranění 
mechanismů, které omezují pohyb listů chlopně. Pro každý řez byl získán jeho obrys pomocí 
příkazu „Převést entity“. Převedené entity byly následně překresleny pomocí funkce „Splajn“, 
čímž vznikl hladký obrys dílce chlopně pro daný řez. U profilů rámu chlopně se ještě 
navyšovala hodnota vnějšího poloměru na 11 mm pro každý řez, protože rám neměl 
konstantní poloměr (viz Obr. 8.5). Výsledný tvar jednotlivých částí chlopně se získal pomocí 
příkazu „Spojení profilů“. Geometrie upravené chlopně je vidět na Obr. 8.7. 
Obr. 8.4: Importovaný model chlopně 
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Obr. 8.5: Úprava geometrie rámu 
Obr. 8.6: Rozdíl mezi importovaným a upraveným listem 
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Obr. 8.7: Model upravené chlopně 
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9. NASTAVENÍ NUMERICKÉHO VÝPOČTU 
K získání základní představy o tvaru rychlostního pole při proudění umělou srdeční 
chlopní byl proveden numerický 2D výpočet v programu ANSYS Fluent 15.0. Pro geometrii 
chlopně se použil obrys řezu střední rovinou upraveného modelu chlopně z předchozí 
kapitoly. Pro výpočtovou simulaci proudění byla jako kapalina zvolena voda. Síť byla tvořena 
trojúhelníky a její velikost byla 107 tisíc prvků. Na Obr. 9.1 je zobrazena geometrie 
výpočtové domény a okrajových podmínek. 
9.1 Nastavení řešiče (Solver) 
Úloha je časově závislá, a tak byl zapnutý nestacionární výpočet (Transient). 
Kvůli časové náročnosti byla simulace primárně řešená jako rovinná úloha (2D planar 
space). Z důvodu minimálního vlivu gravitace na správnou funkci chlopně byla 
gravitace zanedbána. 
9.2 Nastavení modelu (Models) 
Jelikož jsme místo modelu krve použili vodu, tak pro maximální rychlost 
proudění kapaliny v aortě (při fyziologických hodnotách) vyšla hodnota Reynoldsova 
čísla kolem 11 000. Proto jsme se rozhodli celý výpočet řešit jako turbulentní. Použili 
jsme Realizable k – epsilon Model a jako stěnové funkce jsme vybrali Non-Equilibrium 
Wall Functions.  
9.3 Okrajové podmínky (Boundary Conditions) 
Původním záměrem diplomové práce bylo použít jako okrajové podmínky 
naměřené hodnoty z experimentální části, čímž by se velikost i tvar výpočtové domény 
co nejvíce podobaly experimentu. Kvůli velkým tlakovým rázům nejsou naměřená data 
vhodná pro použití v numerickém výpočtu. Z tohoto důvodu jsme se rozhodli použít 
fyziologické hodnoty uvedené v [2] (viz Obr. 2.1). Velikost výpočtové domény byla 
navržena podle [11] (v této práci autoři používají jiné okrajové podmínky než my, proto 
geometrie byla trochu upravena). Na základě prvotních výpočtů byla upravena tak, aby 
napočítaný tvar průběhu střední rychlosti ve směru osy x odpovídal teorii při použití 
zvolených okrajových podmínek (viz Obr. 9.1). 
Obr. 9.1: Schéma výpočtové domény 
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Tlakové okrajové podmínky a pohyb listů chlopně byly nadefinovány pomocí 
UDF. Tlakové hodnoty byly z Obr. 2.1 odečteny pro časový interval 0,11–0,33s (doba, 
kdy je chlopeň otevřená). Aby bylo možné použít hodnoty tlaků z Obr. 2.1 do UDF, 
bylo zapotřebí je definovat pomocí funkce. Proto jsme fyziologické hodnoty proložili 
polynomem desátého stupně (polynom byl vytvořen funkcí „Lineární regrese“ 
v programu Microsoft Excel). Pro získání času pro přepnutí metod na vyšší řády 
přesnosti a zajištění lepší konvergence u nestacionární úlohy byly polynomy na začátku 
protaženy o 2∙10-2s oproti fyziologickým hodnotám. Uvažovali jsme pouze rotační 
pohyb listů chlopně (ve skutečnosti existuje i malá translační složka, ale ta je ve 
srovnání s rotační složkou zanedbatelná). Pohyb byl předem určený pomocí příkazu 
„DEFINE_CG_MOTION“ z důvodu lepší konvergence oproti druhé možnosti. 
Velikosti úhlové rychlosti listů byly inspirovány pracemi [11], [12], [14]. V rámci 
zjednodušení byl pohyb listů chlopně linearizován. Počáteční a konečné úhly natočení 
obou listů nejsou nulové vůči plně dovřenému stavu. Toto opatření bylo provedeno, 
protože při použití Dynamické sítě nesmí dojít ke kontaktu těles. Listy chlopně proto 
zůstaly částečně pootevřené. Počáteční a koncový úhel natočení listu byl 2°. Časové 
průběhy okrajových podmínek jsou vykresleny na Grafu 9.1. 
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Graf 9.1: Časové průběhy okrajových podmínek 
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Výsledné UDF mělo následující tvar: 
 
#include "udf.h" 
DEFINE_CG_MOTION(VALVE_horni_neg1, dt, vel, omega, time, dtime) 
{ 
real the_current_time; 
the_current_time = CURRENT_TIME; 
if ((the_current_time>=0.0) && (the_current_time<0.03)) 
{ 
vel[0] = 0.0; 
vel[1] = 0.0; 
vel[2] = 0.0; 
omega[0] = 0.0; 
omega[1] = 0.0; 
omega[2] = 0.0; 
} 
else if ((the_current_time>=0.03) && (the_current_time<0.063)) 
{ 
omega[2] = -25.307; 
} 
else if ((the_current_time>=0.063) && (the_current_time<0.0742)) 
{ 
omega[2] = -17.453; 
} 
else if ((the_current_time>=0.17) && (the_current_time<0.21)) 
{ 
omega[2] = 25.307; 
} 
else if ((the_current_time>=0.212) && (the_current_time<0.22)) 
{ 
omega[2] = -17.453; 
} 
else if ((the_current_time>=0.222) && (the_current_time<0.23)) 
{ 
omega[2] = 17.453; 
} 
else 
{ 
omega[2] = 0.0; 
} 
} 
DEFINE_CG_MOTION(VALVE_dolni_pos1, dt, vel, omega, time, dtime) 
{ 
real the_current_time; 
the_current_time = CURRENT_TIME; 
if ((the_current_time>=0.0) && (the_current_time<0.02)) 
{ 
vel[0] = 0.0; 
vel[1] = 0.0; 
vel[2] = 0.0; 
omega[0] = 0.0; 
omega[1] = 0.0; 
omega[2] = 0.0; 
} 
else if ((the_current_time>=0.03) && (the_current_time<0.063)) 
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{ 
omega[2] = 25.307; 
} 
else if ((the_current_time>=0.063) && (the_current_time<0.0742)) 
{ 
omega[2] = 17.453; 
} 
else if ((the_current_time>=0.17) && (the_current_time<0.21)) 
{ 
omega[2] = -25.307; 
} 
else if ((the_current_time>=0.212) && (the_current_time<0.22)) 
{ 
omega[2] = 17.453; 
} 
else if ((the_current_time>=0.222) && (the_current_time<0.23)) 
{ 
omega[2] = -17.453; 
} 
else 
{ 
omega[2] = 0.0; 
} 
} 
DEFINE_PROFILE(unsteady_pressure_inletx, thread, position)  
{ 
face_t f; 
real t = CURRENT_TIME; 
begin_f_loop(f, thread) 
{  
F_PROFILE(f, thread, position) = -
6890582606434.6*t*t*t*t*t*t*t*t*t*t+9846267020714.67*t*t*t*t*t*t*t*t*t
-5841863057939.59*t*t*t*t*t*t*t*t+1851653790321.89*t*t*t*t*t*t*t-
334873118541.864*t*t*t*t*t*t+33851771073.7788*t*t*t*t*t-
1649599102.73367*t*t*t*t+7321054.916689*t*t*t+2719352.425825*t*t-
48339.52112*t+10680.782871; 
} 
end_f_loop(f, thread) 
} 
DEFINE_PROFILE(unsteady_pressure_outletx, thread, position)  
{ 
face_t f; 
real t = CURRENT_TIME; 
begin_f_loop(f, thread) 
{  
F_PROFILE(f, thread, position) = -
1925070276995.36*t*t*t*t*t*t*t*t*t*t+3384726059228.09*t*t*t*t*t*t*t*t*
t-2433980204937.99*t*t*t*t*t*t*t*t+931161106982.74*t*t*t*t*t*t*t-
205560468512.468*t*t*t*t*t*t+26455739531.0902*t*t*t*t*t-
1886051713.77013*t*t*t*t+59997522.72056*t*t*t+303988.631512*t*t-
20072.08728*t+10611.78927; 
} 
end_f_loop(f, thread) 
} 
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UDF bylo nahráno do programu ANSYS Fluent přes příkazy: DEFINE => USER-
DEFINED => FUNCTIONS => COMPILED 
 
Pozn.: Při tomto způsobu nahrávání může program ANSYS Fluent napsat chybu 
v podobném znění jako: The UDF library you are trying to load (libudf) is not compiled 
for 2d on the current platform (win64). V tomto případě je nutné nainstalovat do 
počítače novější verzi programu Visual Studio (doporučuje se verze 2010 a vyšší). Poté 
stačí program ANSYS Fluent otevřít pomocí příkazového řádku (např. pro verzi Visual 
Studio 2012 otevřete soubor „VS2012 x64 Cross Tools Command Prompt“). 
9.4 Dynamická síť (Dynamic mesh) 
Protože je pohyb listů chlopně rotační, byla zvolena metoda Remeshing ve 
spolupráci s metodou Smoothnig. U metody Smoothing jsme použili základní 
nastavení  programu ANSYS Fluent. V případě metody Remeshing byly minimální 
a maximální hodnoty velikosti buněk sítě nastaveny podle vlastností, které měla síť před 
začátkem výpočtu. Maximální hodnota šikmosti buněk (Maximum cell skewness) byla 
nastavena na hodnotu 0,7. Interval přesíťování (Size remeshnig interval) byl pozměněn 
ze základní hodnoty 5 na 1. 
Dále jsme vytvořili zóny dynamické sítě (Dynamic mesh zones), abychom mohli 
vytvořit pohybující se těleso. Okrajová podmínka wall_list_horni byla nastavena jako 
tuhé těleso (Rigid body). Pro její pohyb bylo použito UDF VALVE_horni_neg1 a střed 
rotace jsme vůči počátku (viz Obr. 9.1) posunuli do bodu x = 1,25 mm a y = 3,5 mm. 
V případě dolního listu chlopně (OP wall_list_dolni) byl postup nastavení stejný, jenom 
pro definici pohybu jsme použili druhé UDF, které zajišťuje pohyb a střed rotace měl 
stejnou hodnotu souřadnice ve směru osy x, pro y platilo y = -3,5 mm. 
Pro prvních 3∙10-2s výpočtu (doba kdy se listy chlopně ještě nepohybují) měl jeden 
časový krok velikost 10-4s. Poté byl časový krok změněn kvůli zajištění stability výpočtu na 
hodnotu 10
-5
s. Na jeden časový krok jsme nastavili 40 iterací, abychom zajistili malou 
velikost reziduí při nestacionárním výpočtu.  
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10. VÝSLEDKY NUMERICKÉHO VÝPOČTU 
Pro vyhodnocení numerického výpočtu jsme nastavili automatické ukládání po 100 
časových krocích (od začátku pohybu listů chlopně). Pro účely vyhodnocení výpočtu jsme ve 
výpočtové doméně sestrojili dva řezy (viz Obr. 10.1). 
První řez byl v těsné blízkosti chlopně a jeho poloha na ose x byla 10 mm. Vzdálenost 
druhého řezu od počátku byla 20 mm. Jedním z kritérií pro výběr časového okamžiku 
výpočtu, který je zajímavý pro vyhodnocení, byla časová závislost střední hodnoty rychlosti 
ve směru osy x. Data byla ukládána v Řezu 2. Dalším parametrem bylo video, které 
zachycovalo časový průběh rychlosti ve směru osy x. Snímky pro video se automaticky 
ukládaly pro každých 100 časových kroků (od začátku pohybu listů chlopně). 
Výsledný tvar průběhu průměrné rychlosti ve směru osy x (viz Graf 10.1) přibližně 
odpovídá tvaru fyziologického průtoku krve aortou (viz Obr. 2.1). Maximální rychlosti pro 
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Obr. 10.1: Pozice řezů v geometrii výpočtové domény 
Graf 10.1: Časový průběh osové rychlosti 
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daný řez bylo dosaženo v čase 0,139 s. Její hodnota byla 0,74 m/s. V kapitole 2 je uvedeno, že 
maximální hodnota rychlosti krve v aortě je přibližně 0,5 m/s. Rozdíl mezi numerickým 
výpočtem a fyziologickou hodnotou může být způsobený pružností aorty. V důsledku 
navýšení tlaku se aorta roztáhne, čímž zvětší svoji průtočnou plochu a dojde k poklesu 
rychlosti. Proto považujeme tento výsledek za dobrý. Na začátku a na konci vykreslených 
hodnot v Grafu 10.1 nejsou nulové rychlosti proudění, protože chlopeň v rámci výpočtu 
nebyla v okrajových stavech plně dovřená. Vyšší absolutní hodnota rychlosti na konci 
výpočtu než na začátku je způsobena větším tlakovým gradientem, který vyplývá z průběhů 
tlakových okrajových podmínek. 
Jedním z cílů práce bylo zjistit, jak vypadá rychlostní pole za chlopní. Kvůli tomu byl 
stanoven tvar rychlostních profilů pro oba dva řezy. Jelikož proudění umělou chlopní je 
nestacionární úloha, zachytili jsme vývoj rychlostních profilů pro několik časových intervalů. 
Na následujících obrázcích jsou vykresleny rychlostní profily. Pro lepší představu o proudění 
jsou obrázky rychlostních profilů doplněny o obrázky kontur rychlostí ve směru osy x, které 
byly získány ve stejných časových okamžicích jako rychlostní profily (mimo t = 0,05 s). 
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Obr. 10.2: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,05 s) 
Obr. 10.3: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,05 s) 
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Obr. 10.4: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,07 s) 
Obr. 10.5: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,07 s) 
Obr. 10.6: Kontury rychlosti ve směru osy x (t = 0,07 s) 
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Obr. 10.7: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,09 s) 
Obr. 10.8: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,09 s) 
Obr. 10.9: Kontury rychlosti ve směru osy x (t = 0,09 s) 
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Obr. 10.10: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,11 s) 
Obr. 10.11: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,11 s) 
Obr. 10.12: Kontury rychlosti ve směru osy x (t = 0,11 s) 
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Obr. 10.13: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,13 s) 
Obr. 10.14: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,13 s) 
Obr. 10.15: Kontury rychlosti ve směru osy x (t = 0,13 s) 
VUT-EU-ODDI-13303-12-16 
Proudění umělou srdeční chlopní 
 
49 
 
 
-0,45 -0,3 -0,15 0 0,15 0,3 0,45 0,6 0,75 0,9 1,05
d 
v_x 
[m/s] 
-0,45 -0,3 -0,15 0 0,15 0,3 0,45 0,6 0,75 0,9 1,05
d 
v_x 
[m/s] 
Obr. 10.16: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,15 s) 
Obr. 10.17: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,15 s) 
Obr. 10.18: Kontury rychlosti ve směru osy x (t = 0,15 s) 
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Obr. 10.19: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,17 s) 
Obr. 10.20: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,17 s) 
Obr. 10.21: Kontury rychlosti ve směru osy x (t = 0,17 s) 
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Obr. 10.22: Rychlostní profil (Řez 1, t = 0,19 s) 
Obr. 10.23: Rychlostní profil (Řez 2, t = 0,19 s) 
Obr. 10.24: Kontury rychlosti ve směru osy x (t = 0,19 s) 
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Na Obr. 10.6 je vidět ke konci spodního listu malá oblast nárůstu a poklesu rychlosti. 
Toto zavíření není způsobeno tvarovou nedokonalostí chlopně. Je to jev, který je 
pravděpodobně způsobený pohybem listu a netěsností chlopně, která je způsobena nastavením 
výpočtu. Na počátku výpočtu (t = 0,07 – 0,11 s) jsou patrné vyšší hodnoty rychlostí u stěn 
trubice než uprostřed. Tato skutečnost je způsobena otevíráním chlopně. Konce listů u stěn 
vytvářejí úzký prostor, ve kterém dojde k nárůstu rychlosti. Mezi samotnými listy chlopně je 
na začátku pohybu také úzký prostor, ale po směru osy x vzdálenost mezi nimi narůstá, a tím 
dochází k poklesu rychlosti. V dalších časových krocích dochází postupně k vyrovnání těchto 
rozdílů, ale za odtokovými hranami listů dochází k poklesu rychlosti. Tento jev je způsobený 
hydraulickými ztrátami při obtékání listu. Na Obr. 10.16 (Řez 1, t = 0,15 s) jsou rychlosti za 
listy ve směru osy x téměř nulové. Tento výrazný propad je způsobený odtržením mezní 
vrstvy v blízkosti odtokových hran. Na Obr. 10.25 jsou pro tento časový okamžik vykresleny 
kontury záporných rychlostí na odtokové hraně horního listu chlopně. 
Odtržení je způsobeno relativně velkou rychlostí proudění a zvětšující se velikostí 
průtočné plochy. Otázka je, jestli toto je negativní jev pro daný časový okamžik nebo to byl 
záměr výrobců chlopně. Po stránce hemodynamiky to může být nebezpečný děj. Z důvodu 
velkých smykových rychlostí, které se budou v tomto místě tvořit, může dojít k poškození 
krevních elementů. Na druhou stranu tento jev může napomáhat k zavření chlopně, protože 
moment od záporných rychlostí bude působit ve směru zavírání chlopně. To by mohl být 
jeden z důvodů, proč se chlopeň začíná zavírat, i když průtok ve směru čerpání není nulový. 
V následujících časových krocích velikosti záporných axiálních rychlostí ještě narostou. 
Přesto nelze jednoznačně tvrdit, že by to byl nebezpečnější stav, než je v čase t = 0,15 s, 
protože se sníží i rychlost proudění a gradienty rychlostí nejsou tak velké. Pokud je to 
nežádoucí jev, tak by rotujícímu odtržení šlo předcházet úpravou geometrie listu. To by ale 
byl riskantní krok, u kterého by došlo ke snížení velikosti průřezu listu chlopně. Toto by 
mohlo vést ke snížení bezpečnosti vůči mezním stavům. Další možností jak snížit hydraulické 
ztráty, které vznikají při obtékání listů chlopně, by bylo navýšení vyklápěcího úhlu listů. Tato 
úprava by opět mohla vést ke zvýšení rizika mechanického poškození chlopně. Došlo by totiž 
k navýšení rychlostí pohybu listů chlopně, čímž by byla celá více mechanicky namáhaná. 
Jako konstruktivní kritiku vlastního výpočtu je nutné zdůraznit, že výpočet byl provedený pro 
Obr. 10.25: Kontury záporných rychlostí na odtokové hraně listu 
(t = 0,15 s) 
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vodu a ne pro krev. V tomto případě mohly rychlostní profily vypadat jinak. 2D výpočet při 
složité geometrii umělé chlopně může skutečné (3D) rychlostní profily výpočtu zkreslit. 
K ověření pravosti napočítaných profilů by bylo vhodné provést experiment pomocí PIV 
metody (Particle Image Velocimetry). 
Výsledky numerického výpočtu se obtížně porovnávají s výzkumnými pracemi, protože 
neexistuje jednotný způsob modelování této problematiky, který by jasně definoval postup 
řešení této úlohy. I přes rozdílné nastavení výpočtu můžeme konstatovat, že se podařilo 
dosáhnout podobných tvarů rychlostních polí jako v pracích [11], [14], [15]. Proto lze 
považovat výsledky numerického výpočtu za uspokojivé a použitelné jako odrazový můstek 
pro budoucí práci na této problematice. 
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11. ZÁVĚR 
V teoretickém úvodu diplomové práce jsou popsány charakteristické rysy 
kardiovaskulárního systému, které mají přímou souvislost s problematikou proudění 
v srdečních chlopních. Rešerše mechanických srdečních chlopní zachycuje jejich historický 
vývoj a specifické geometrické parametry, podle kterých se vybírá správný typ náhrady pro 
daného pacienta. Poslední kapitola teoretické části práce popisuje základní možnosti práce 
s modulem zvaným Dynamická síť, který je součástí programu ANSYS Fluent. 
 V praktické části práce byl proveden experiment na skutečné mechanické srdeční 
chlopni, u kterého jsme se museli vypořádat s řadou překážek. Základním problémem bylo 
správné nastavení přístroje Chirasist, který řídil funkci membránového čerpadla. Proto práce 
obsahuje stručnou kapitolu, kde je vysvětleno ovládání zařízení na základě poznatků, které 
jsme zjistili v průběhu jednotlivých měření. V experimentu jsme uvažovali několik 
zjednodušení. Prvním rozdílem proti vlastnostem kardiovaskulárního systému bylo použití 
vody, která má odlišné vlastnosti než lidská krev. Měřící trať byla složená z plastové trubice 
a gumových hadic, jejichž moduly pružnosti jsou rozdílné od modulu pružnosti tepen, 
zejména aorty. Tato zjednodušení byla použitá kvůli seznámení autora s danou problematikou 
a výsledky měření měly vstupovat do výpočtových simulací proudění. Jejich cílem nebylo 
modelovat nenewtonskou kapalinu ani poddajnou stěnu potrubí. Během prvních měření byl 
řídící tlak, kterým se ovládal přístroj Chirasist, nastavený na hodnotu 3 bary. Při tomto 
nastavení se dosahovalo relativně solidních časových průběhů měřených tlaků. Bohužel, 
pravděpodobně kvůli stáří zařízení, došlo k porušení těsnosti v jedné jeho součásti a přístroj 
přestal pracovat. Po opravě netěsnosti byl řídící tlak z důvodu bezpečnosti nastavený na 
hodnotu 1,5 baru. Při tomto nastavení čerpadlo čerpalo kapalinu pouze při výrazně delší době 
stlačení membrány, než je doba systoly u lidského srdce. Tato skutečnost silně ovlivnila 
naměřená data. Dynamické jevy, které jsou způsobeny zavřením chlopně, se nestihly v rámci 
dané periody ustálit, a proto se na naměřených datech neprojevil hydrostatický tlak, který byl 
v systému. V trati byl namontován indukční průtokoměr, pomocí kterého jsme schopni měřit 
pouze průměrnou hodnotu průtoku. Nestacionární průtok byl určen pomocí Gibsonovy 
metody, která ke stanovení průtoku využívá tlakové diference. Odvození této metody je 
uvedeno v kapitole 6.  
Obecně jsou výsledky měření ovlivněny velkým zjednodušením měřící tratě oproti 
vlastnostem kardiovaskulárního sytému. Dalším faktorem, který se mohl negativně podílet na 
naměřených hodnotách, je skutečnost, že membránové čerpadlo má vlastní integrované 
ventily. Tedy ve výtlačné části potrubí byly umístěny dva zpětné ventily za sebou. Pro 
budoucí měření by bylo vhodné zamezit pohybu zpětného ventilu čerpadla. Dá se očekávat, že 
kdyby v rámci měření byla použita kapalina, která by se svými parametry více blížila krvi než 
použitá voda, pravděpodobně by měla pozitivní vliv na tlumení systému. Také použití 
poddajnějšího potrubí by snížilo velikosti hydraulických rázů. Proto by bylo zajímavé 
postupně tato zjednodušení odstraňovat a pozorovat, jak velký vliv mají jednotlivá 
zjednodušení na naměřené hodnoty. Do budoucna by bylo také vhodné uložit chlopeň do 
průhledného materiálu, aby šlo vizuálně pozorovat chování chlopně pomocí PIV (Particle 
Image Velocimetry). 
Následně je v práci vytvořený 3D model v praxi používané dvoulisté mechanické 
srdeční chlopně. Model byl vytvořený za pomocí CT (počítačová tomografie) skeneru 
v laboratoři reverzního inženýrství. Původní snaha vytvořit 3D model diskové chlopně 
nevyšla kvůli výrazným artefaktům na snímcích z CT skeneru. Artefakty byly způsobeny 
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rozdílnou pohltivostí záření jednotlivých částí chlopně. Vytvořený 3D model dvoulisté 
chlopně posloužil k tvorbě geometrie výpočetní domény pro výpočetní simulaci proudění. 
V rámci poslední kapitoly této diplomové práce byl proveden CFD výpočet pro získání 
představy o tvaru rychlostního pole při proudění umělou srdeční chlopní. Jednalo se 
o nestacionární výpočet, při kterém se listy chlopně pohybovaly. K zajištění pohybu listů jsme 
použili Dynamickou síť. Rotace listů chlopně byla přímo nadefinována pomocí UDF a nebyla 
závislá na silové rovnováze od sil působících na listy. Původní záměr použít naměřené 
hodnoty z experimentu nebyl uskutečněn z několika důvodů:  
 naměřená data nebyla kvůli velkým hydraulickým rázům vhodná pro simulaci 
proudění  
 nebyly informace o časové závislosti pohybů listů chlopně při experimentu  
V práci jsou proto použity fyziologické hodnoty srdce pro tlakové okrajové podmínky. 
Úhlové rychlosti listů chlopně byly inspirovány výzkumnými pracemi, které se touto 
problematikou v minulosti zabývaly, a v rámci zjednodušení byla časová závislost úhlů 
natočení obou listů linearizována. Jako testovací médium jsme použili vodu. Kvůli časové 
náročnosti numerického výpočtu při použití Dynamické sítě je CFD výpočet řešený jako 
rovinná úloha. Vypočítané rychlostní pole odpovídá teoretickým předpokladům a lze porovnat 
s výsledky prací [11], [14], [15]. Na základě výsledků numerického výpočtu jsme navrhli 
několik zlepšení, které by mohla snížit hydraulické ztráty vzniklé při obtékání listů chlopně. 
Ke zlepšení hydraulických vlastností by mohla vést úprava geometrie listu, aby nedocházelo 
v některých časových okamžicích k rotujícímu odtržení kapaliny na odtokové hraně listu 
chlopně. Další možností úpravy je navýšení vyklápěcího úhlu listů chlopně. Oba návrhy je 
nutné prozkoumat, protože tato opatření sice mohou zlepšit hydraulické vlastnosti chlopně, 
ale zároveň mohou vést ke snížení bezpečnosti vůči mezním stavům. 
Z práce vyplývá možné zlepšení funkce mechanické chlopně díky použití 
polypropylenu, nebo jiného biokompatibilního nesmáčivého materiálu na povrchu všech částí, 
které jsou obtékané krví. Polypropylen se historicky aplikoval u klecí kuličkových chlopní. 
Ten byl postupem času endotelizován (pokrytí implantovaného materiálu výstelkou cév), 
čímž došlo ke zlepšení hydraulických vlastností celé chlopně. Nedostatkem této technologie 
bylo, že samotná kulička nebyla pokryta polypropylenem, a tak z důvodu kontaktu cizorodého 
tělesa s výstelkou docházelo v průběhu času k porušení vrstvy výstelky, což vedlo až 
k fatálním následkům. Právě proto navrhujeme, aby se polypropylenem pokryly i činné části 
chlopně. Toto opatření by mohlo také snížit rázy, kterými je chlopeň namáhána při zavírání, 
kdy dojde k dosednutí listu na rám. Dalším návrhem je použít na dosedací plochy rámu a listů 
pružný materiál, který by tlumil rázy vzniklé interakcí rámu a listů chlopně. Všechny návrhy 
je nutné řádně prověřit, protože problematika celého kardiovaskulárního systému je 
mezioborový problém. 
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13. SEZNAM POUŽITÝCH SYMBOLŮ A ZKRATEK 
Symbol Jednotka Popis 
at m∙s
-2
 Zrychlení sloupce kapaliny 
?⃗? N Síla působící na uzel 
g m∙s-2 Gravitační zrychlení 
h m Výška 
k N∙m-1 Tuhost pomyslné pružiny 
𝑘𝑓𝑎𝑐 N∙m
-1/2
 Konstanta tuhosti pružiny 
L m Vzdálenost mezi tlakovými snímači 
p Pa Tlak 
𝛥p Pa Tlaková diference 
Q m
3∙s-1 Průtok 
R Pa∙s2∙m-2 Odporový součinitel 
S m
2 Průřez potrubí 
t s Čas 
𝛥t s Časový krok 
?⃗⃗? m∙s-1 Rychlost posuvu sítě 
v m∙s-1 Rychlost proudění 
?⃗? m Poloha uzlu 
∆?⃗? m Posuv uzlu 
𝛼𝑐 - Faktor zhroucení 
𝛼𝑠 - Faktor rozdělení 
𝛾 - Koeficient difuze 
ρ kg∙m-3 Hustota 
φ ° Úhel natočení listu 
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Zkratka Jednotka Popis 
CFD - Výpočtové modelování proudění 
COA cm
2 Čistá plocha ústí 
CT - Počítačová tomografie 
EOA cm
2
 Efektivní plocha ústí 
ESRD mm Celkový průměr chlopně 
GOA cm
2
 Geometrická plocha ústí 
IEOA cm
2
/m
2 Indexovaná hodnota plchy ústí 
IOD mm Vnitřní průměr ústí 
PIV - Particle Image Velocimetry 
PPM - Neshoda pacienta s náhradou 
TAD mm Vnější průměr kostry 
UDF - Uživatelem definovaná funkce 
   
   
 
 
 
 
 
 
